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Las lesiones musculares son muy frecuentes en la práctica clínica, siendo su 
tratamiento actual limitado, por lo que ha surgido la necesidad de realizar 
estudios para la búsqueda de alternativas terapéuticas, presentándose la 
medicina regenerativa y la ingeniería tisular como potenciales soluciones.  
El objetivo de nuestro estudio es comparar la idoneidad de diferentes 
terapias basadas en el uso de biomateriales para mejorar la regeneración de 
tejido muscular dañado. Para ello, se han utilizado ocho ratas en las que se ha 
realizado un defecto muscular volumétrico sobre el músculo tibial anterior de 
ambas patas traseras, rellenándolo posteriormente con ocho terapias diferentes 
combinando biomateriales basados en recombinámeros tipo elastina y células 
madre mesenquimales. La capacidad regenerativa ha sido evaluada dos 
semanas después de la cirugía, mediante microscopía óptica, tras el 
procesamiento de las muestras con técnicas histológicas. Además, se ha 
utilizado una rata no intervenida previamente como control.   
La respuesta regenerativa muscular se ha evaluado histológicamente 
mediante los siguientes parámetros: diámetro de las miofibrillas, número de 
células con núcleos centrales, cantidad de hidrogel en el defecto y área de 
interfase. 
En todos los casos se ha observado algún signo de regeneración, en 
comparación con el grupo control. Sin embargo, no todas las terapias han 
mostrado ser igual de eficaces, dado que, por sus características particulares, 
los defectos han respondido de manera diferente cumpliendo o no los 
requisitos establecidos. Por todo ello, los hidrogeles biodegradables por la 
actividad enzimática de las metaloproteinasas han resultado ser los más 
idóneos.  
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El músculo esquelético representa hasta el 40% de la masa corporal total [1, 
2, 3], siendo sus lesiones muy comunes en la práctica clínica [4], 
particularmente en atletas [5], aunque también se presentan en otros ámbitos, 
como en los accidentes automovilísticos, laborales, los conflictos bélicos o en 
secuelas de procedimientos quirúrgicos, entre otros [1]. Existen diversos tipos 
de lesiones musculares, entre los que se incluye el defecto muscular 
volumétrico (Volumetric Muscle Loss, VML, en inglés) [6], definido como una 
pérdida de al menos el 20% de su masa, resultando en un déficit funcional 
significativo y una deformidad estética importante [1, 7].  
La regeneración muscular es un proceso fisiológico complejo [1, 5], que tiene 
lugar en tres fases: fase de destrucción, fase de reparación y fase de 
remodelación. La respuesta inflamatoria acompaña a todo el proceso 
proporcionando una óptima reparación, por el contrario, una exacerbación o no 
resolución de la misma dificulta la reparación [6]. La primera fase se inicia con 
la rotura del sarcolema, provocando una entrada masiva de calcio que induce 
la necrosis de las miofibrillas. Inmediatamente, se produce una respuesta 
inflamatoria, con migración de neutrófilos que fagocitan los detritus y secretan 
citocinas que atraen a los macrófagos, convirtiéndose éstos en las células 
predominantes [1, 6, 8, 9].  En la segunda fase, se produce el reclutamiento, 
proliferación y diferenciación de las células satélite (CS) – células madre 
endógenas –, a mioblastos. Las CS son en su mayoría quiescentes en 
condiciones normales [2, 10], y durante la diferenciación presentan núcleos 
centrales que, según van madurando y generando proteínas contráctiles, se 
van trasladando hacia la periferia [1, 11]. Por último, en la fase de 
remodelación, tiene lugar un equilibrio entre la finalización de la diferenciación y 
la infiltración de fibroblastos. Estos facilitan la regeneración mediante la 
reparación y sustitución del tejido conectivo proporcionando estabilidad. Sin 
embargo, un exceso de depósito de proteínas (sobre todo colágeno I) forma 
tejido cicatricial y restringe la difusión de nutrientes y la migración y fusión de 
mioblastos. El equilibrio entre estas dos respuestas antagonistas es clave para 
una regeneración funcional adecuada [6]. Por lo tanto, el músculo esquelético 
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tiene buena capacidad regenerativa a priori, pero la presencia de lesiones 
extensas con pérdida de volumen, suponen una limitación de este proceso 
produciendo una reparación en forma de fibrosis cicatricial con una falta de 
recuperación funcional [5, 12], pudiendo contribuir a la recurrencia de las 
lesiones [13] y a la atrofia muscular irreversible [5].  
En consecuencia, aún no se ha definido claramente el mejor tratamiento en 
las lesiones con VML. Actualmente, las terapias recomendadas son en su 
mayoría conservadoras y de rutina [13]. Quirúrgicamente, la mejor opción 
disponible para su tratamiento consiste en el trasplante autólogo de tejido 
utilizando colgajos de músculos [1, 7, 12].  Sin embargo, este procedimiento 
presenta múltiples limitaciones, como son la ausencia de disponibilidad y 
elevada comorbilidad del tejido donante [14, 15], sobre todo en VML grandes o 
en extremidades inferiores, que dependen de injertos de grandes músculos [7], 
pérdida de fuerza y función muscular, generalmente debido a la formación de 
tejido cicatricial [3, 14].  Asimismo, este tratamiento fracasa en un 10% debido 
a complicaciones como infección o necrosis [1]. 
Ante esta situación planteada, surge la necesidad de estudiar alternativas 
terapéuticas, presentándose la medicina regenerativa y la ingeniería tisular 
como potenciales herramientas para incrementar la regeneración de defectos 
musculares esqueléticos [1, 5, 16]. Existen múltiples estudios sobre el 
trasplante de células madre y/o biomateriales que han obtenido resultados 
prometedores. Sin embargo, su aplicación es aún limitada, debido a las 
dificultades técnicas y éticas en su obtención [4, 5, 12, 17].  
Las células madre son células indiferenciadas, con capacidad de 
autorenovación, proliferación sostenida y diferenciación multilinaje. Se pueden 
clasificar en tres categorías: células madre hematopoyéticas, mesenquimales y 
embrionarias [5, 18]. La fuente celular de referencia para la obtención de 
células madre ha sido la médula ósea, pero la dificultad de su cultivo y la 
comorbilidad del tejido donante han impulsado la búsqueda de nuevas fuentes 
[4, 10]. En lo tocante a las células madre mesenquimales (CMM), éstas forman 
parte de todos los tejidos, aunque su número es limitado en el músculo 
esquelético [10, 18]. Son consideradas inmuno-privilegiadas, gracias a la 
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ausencia de expresión de HLA-II, que aumenta la compatibilidad donante-
receptor, además de presentar propiedades inmunomoduladoras, permitiendo 
prescindir de fármacos inmunosupresores [5, 10, 12]. Por su parte, las CMM 
del tejido adiposo pueden ser cultivadas con mayor facilidad, seguridad, 
rapidez y en mayores cantidades, ya que contiene de 100 a 300 veces más 
células, que la médula ósea [4]. 
Al mismo tiempo, se han desarrollado múltiples tipos de biomateriales [10, 
12], cuyas características consisten en proporcionar un soporte estructural y 
bioquímico, una dirección para la alineación de las miofibrillas en formación [1, 
10] y crear un microambiente que facilita una liberación gradual de células y 
factores de crecimiento [12] y estimula la vascularización y la inervación [1]. Un 
tipo específico de biomateriales son los hidrogeles, constituidos por polímeros 
hidrófilos que forman redes tridimensionales, con alto contenido en agua, alta 
permeabilidad, biocompatibilidad y posibilidad de ser aplicados en defectos 
críticos de forma mínimamente invasiva [12]. Pueden formarse a partir de 
materiales naturales o sintéticos [1, 5, 16]. Los naturales tienen propiedades 
similares a las matrices extracelulares, pero son rápidamente degradados 
cuando se ponen en contacto con fluidos corporales, no siendo reproducibles 
de una muestra a otra y presentan riesgo de transferencia de infecciones y 
reacciones inmunológicas. Los hidrogeles sintéticos ofrecen un mejor control 
de la arquitectura y la composición química, presentan alta reproducibilidad, sin 
inmunogenicidad pero tienden a tener una menor actividad biológica [5, 19]. 
Por otra parte, los biomateriales, y por tanto los hidrogeles, pueden incorporar 
diferentes elementos en su matriz, como células madre y/o factores de 
crecimiento, potenciando la proliferación de células en la lesión [1, 20]. 
Entre los hidrogeles con elevado interés en ingeniería de tejidos se 
encuentran los recombinámeros tipo elastina (elastin-like recombinamers, 
ELRs, en inglés). Estos ELRs son polipéptidos de elevado peso molecular 
derivados de la elastina, obtenidos biotecnológicamente a partir de un ADN 
sintético [21]. Su secuencia de nucleótidos puede modificarse para obtener las 
características deseadas, como secuencias de adhesión celular o dianas de 
proteasas específicas. La composición de los ELRs les confiere propiedades 
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raramente presentes en otras familias de polímeros: elevada biocompatibilidad 
(no tóxicos, no inmunógenos) [19, 20, 21, 22], alta versatilidad [20], fuerte 
capacidad de respuesta a estímulos externos [23, 24], auto-ensamblado [22, 
25] y adecuadas propiedades mecánicas [5].  
Los ELRs utilizados en este proyecto tienen la capacidad de gelificar una vez 
introducidos en el defecto, de manera que pueden ser inyectados como 
líquidos. Se han utilizado dos tipos de ELRs según el método de gelificación: 
físicos y químicos. Los ELRs físicos gelifican al superar la temperatura 
conocida como temperatura de transición, estabilizándose mediante enlaces no 
covalentes, principalmente interacciones hidrofóbicas y enlaces de hidrógeno; 
además, están reforzados con una región pseudo-cristalina formada por 
secuencias peptídicas derivadas de la fibroína de la seda del gusano Bombyx 
mori. En cambio, los hidrogeles basados en ELRs químicos están formados por 
dos tipos de elastómeros con secuencias de grupos reactivos complementarios 
que gelifican al combinarse por enlaces covalentes. El tiempo de gelificación es 
muy corto, lo que evita la dilución del hidrogel en el entorno una vez 
implantado.  
Los ELRs han demostrado tener una gran aplicación y relevancia en el 
sector biomédico [22, 23] cumpliendo los estándares de pureza establecidos 
por la ASTM (American Society for Testing and Materials) para el uso de 
proteínas recombinantes en terapias en humanos [22, 26]. 
Nuestro objetivo es realizar un estudio descriptivo para comparar la 
idoneidad de ocho terapias distintas utilizando ELRs y células madre en la 
regeneración muscular creando un VML en el músculo TA de rata. 
 
MATERIAL Y MÉTODOS  
Animales  
Todas las ratas fueron alojadas en el Animalario de la Facultad de Medicina 
de Valladolid, con los adecuados cuidados veterinarios y recibieron comida y 
agua ad libitum.  
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Se han utilizado dos grupos de ratas, el primero para la extracción de células 
madre mesenquimales alogénicas y el segundo en las cuales se realizó el 
defecto en el músculo TA y la reparación con los hidrogeles y las células. 
Para la extracción de CMM de tejido graso, se utilizaron cuatro ratas Wistar 
de tres meses de edad y de 250 gramos de peso, hembras.  
Para la creación del VML se utilizaron 8 ratas Wistar macho de unos 9 
meses de edad y un peso de 500 gramos en el momento de la cirugía. Se 
utilizaron las dos patas traseras de cada rata, sumando un total de 16.  
Este proyecto (Nº: 5402485) ha sido aprobado por el CEEBA - Comité Ético 
de Experimentación y Bienestar Animal - de la Universidad de Valladolid. 
Anestesia 
Todos los procedimientos quirúrgicos se llevaron a cabo bajo anestesia 
general con ketamina-medetomidina intraperitoneal a dosis de 0,125 ml/100g 
de peso. La monitorización de la profundidad anestésica se realizó mediante 
valoración visual de respuesta motora ante estímulos dolorosos.  
Analgesia 
Para el bienestar de los animales se utilizó analgesia postoperatoria con 
tramadol 1mg/Kg/día durante 48 horas en un recipiente con nocilla® e 
Ibuprofeno 10 ml/1 litro de agua, colocado en el bebedero de la jaula. 
Eutanasia  
Todas las ratas fueron sacrificadas mediante inyección intracardiaca de 
fenobarbital (500 mcl) siendo previamente anestesiadas para evitar el mínimo 
sufrimiento. 
Creación del defecto muscular volumétrico en TA 
Bajo condiciones de asepsia, se realiza una incisión longitudinal lateral a la 
tibia con un bisturí (hoja nº 24). Mediante un disector se separa piel de fascia y 
se corta ésta longitudinalmente separándola del TA. Con una regla milimetrada 
metálica se marca con un rotulador estéril una línea horizontal en el músculo 
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TA a una distancia de 10 mm de la tuberosidad tibial. Posteriormente se mide 
10 mm de longitud y se marca una segunda línea horizontal. Con el bisturí se 
realiza el defecto muscular entre ambas marcas con una profundidad media de 
3 mm y una anchura de 7 mm, obteniendo una porción muscular de 10x7x3mm 
(Anexo 1 Figura 1A). El defecto creado se pesa en una báscula (Figura 1A-1C).  
El peso medio de la muestra obtenida del defecto muscular se estima con 
una ecuación de regresión (y = 0.0017 · body wt. - 0.0716) [7] que relaciona el 
peso de músculo TA con el de la rata, obteniendo para todas las ratas un peso 
húmedo medio de 190 mg (que se corresponde con el 20% del músculo total). 
 
FIGURA 1: Creación del defecto volumétrico en TA de rata (A-C). Inyección con pipeta del 




Reparación del defecto muscular en TA  
Para evaluar el efecto de los geles sobre el VML se han utilizado hidrogeles 
ELRs, obtenidos de forma recombinante en E. coli en el G.I.R BIOFORGE de la 
Universidad de Valladolid.  
Como se ha comentado previamente, se han utilizado dos tipos distintos de 
ELRs, físicos y químicos, haciendo cuatro grupos al incluir o no dominios de 
reconocimiento por metaloproteinasas de la matriz (MMPs), que permiten su 
degradación una vez implantado, dividiéndolos a su vez en si contienen o no 
células mesenquimales, dando lugar a ocho terapias diferentes. 
Dividimos las 16 patas en 8 grupos (n=2/grupo). En todos los grupos se 
realizó el defecto muscular, pero en cada uno de ellos la reparación se realizó 
con una de estas ocho combinaciones, siendo la asignación aleatoria (Tabla 1). 
Tabla 1: Esquematización de las ocho terapias utilizadas en el estudio y sus características.  
 GELIFICACIÓN DEGRADACIÓN CÉLULAS 
GEL A Químico No Si 
GEL B Químico No No 
GEL C Físico No Si 
GEL D Físico No No 
GEL E Químico Si Si 
GEL F Químico Si No 
GEL G Físico Si Si 
GEL H Físico Si No 
 
Inmediatamente después de inyectar con una pipeta el hidrogel (Figura 1D) 
en la zona del defecto se realiza una sutura continua en la piel con Prolene® 
4/0 (Figura 1E-1F).  
Procesado de las muestras  
Dos semanas después de la creación del defecto muscular y tras realizar la 
eutanasia, se procede a la extracción del TA de todas las ratas intervenidas y 
de una sana, no intervenida previamente, de las mismas características, que se 
utiliza como grupo control. Cada TA se divide en dos mitades mediante una 
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sección transversal en la zona media del defecto, y para obtener secciones 
diferentes en el estudio histológico se montan en posición horizontal y vertical, 
sobre discos de corcho utilizando una pequeña cantidad de OCT (Optimum 
Cutting Temperature) en la base (Anexo 1 Figura 1B). Posteriormente se 
introducen en una solución de isopentano enfriado en nitrógeno líquido a             
-196ºC y se almacenan a -80ºC. Se realizan los cortes y se tiñen con 
hematoxilina-eosina (H-E) y tricrómico de Masson según el protocolo estándar.  
Evaluación histológica 
Se ha realizado una evaluación macroscópica y microscópica. El estudio 
microscópico se ha llevado a cabo mediante un análisis computarizado de las 
imágenes histológicas digitalizadas utilizando el software de análisis de 
imágenes ImageJ. 
Previamente al análisis, se han definido dos áreas diferentes en las 
muestras con defecto (Anexo 1 Figura 2):  
● Hidrogel: aquella en la que no existen células musculares definidas, con 
alto infiltrado inflamatorio y matriz extracelular, con alta afinidad por la 
hematoxilina. 
● Interfase hidrogel-músculo sano: Es la zona límite de la lesión, 
adyacente al músculo sano, donde empiezan a aparecer miofibrillas en 
regeneración, con presencia de núcleos internos y un infiltrado menor de 
células inflamatorias. Es una zona más basófila que el músculo sano. 
La capacidad de regeneración muscular ha sido evaluada en secciones 
transversales teñidas con H-E mediante: 
● Cuantificación del área total, utilizando la herramienta “Threshold colour” 
del software ImageJ.  
● Medición del área de hidrogel y de interfase en cada muestra. 
● Recuento del número total de células y con núcleos internos de la 





● Medida del diámetro Minferet de 100 fibras musculares en campos 
aleatorios de la interfase en las muestras con VML y del control. El 
Minferet es una medida diseñada para superar la distorsión que se 
produce cuando una fibra muscular no está perfectamente orientada en 
el plano transversal y se corta oblicuamente, produciendo un aspecto 
oval en la fibra, pudiendo dar lugar a un error de medición [11].  
Dos observadores, independientes y ciegos a los grupos experimentales, 
realizaron todas las mediciones. La muestra control se ha analizado dos veces 
para obtener la media y su desviación estándar (DS) y aumentar la precisión.  
Todos los datos han sido reunidos y analizados usando Microsoft Excel©. Se 
establece como nomenclatura de cada gel su letra correspondiente (Tabla 1) y 




En el examen macroscópico no se observa infección evidente en ninguna de 
las ratas (Anexo 1 figura 3). En las muestras correspondientes al gel A y B se 
observa una falta de integración del hidrogel con bordes muy definidos (Anexo 
1 figura 3-2A,3A,4A). En una de las muestras del gel H se aprecia un gran 
hematoma intramuscular sin reconocer claramente la zona del VML (Anexo 1 
Figura 3-16A). En el resto de muestras se aprecia en diferente grado el VML, 
desde una profunda pérdida de tejido (Anexo 1 figura 3-12A,13A) hasta una 
dificultad para reconocer la zona del VML (Anexo 1 figura 3-14A,15A).   
Microscópicamente, en la figura 2 se muestra el porcentaje de núcleos 
internos. Claramente se observa un mayor porcentaje de núcleos internos en 
las muestras en las que se realizó defecto muscular con relleno de hidrogel, 








FIGURA 2: Histograma representando las medias del % de núcleos internos de las miofibrillas 
de la interfase de ambas muestras de cada grupo, incluyendo el control (O), y su DS.   
 
En cuanto al porcentaje de hidrogel respecto al área muscular total se 
observan grupos en los que persiste una gran cantidad de hidrogel y grupos en 
los que prácticamente ha desaparecido. Dentro de los grupos con mayor 
porcentaje de hidrogel existe una elevada DS entre ambas muestras (Figura 
3A). El porcentaje de interfase respecto al músculo total es muy variable entre 

















FIGURA 3: Representación gráfica de la media de cada grupo del % de área de hidrogel (A) e 
interfase (B) respecto al área muscular total. 
 
En este mismo orden, se ha realizado la medición del diámetro Minferet de 
100 células presentes en la interfase en las muestras con defecto y células 
aleatorias de las muestras control, observándose que la mayoría de células de 
las muestras con defecto tienen un tamaño menor que el de las miofibras del 
grupo control (Figura 4). 
 




Se han comparado los hidrogeles atendiendo a sus características. No se 
observan diferencias evidentes entre los grupos de defectos tratados con geles 
físicos y químicos (Anexo 1 figura 4) ni entre los grupos tratados con geles que 
incluyen o no células madre (Anexo 1 figura 5). Sin embargo, en la 
comparación de los hidrogeles degradables y no degradables sí se aprecian 
diferencias, teniendo las fibras de los defectos musculares tratados con 
hidrogeles degradables, un rango de tamaño mayor que las de los defectos 
musculares tratados con hidrogeles no degradables (Anexo 1 figura 6).  
 
DISCUSIÓN  
Las lesiones del músculo esquelético son muy frecuentes en la práctica 
clínica actual [4], por lo que es de especial importancia desarrollar nuevas 
estrategias para mejorar la regeneración del músculo. En este sentido, nuestro 
estudio ha servido para comparar la idoneidad de ocho terapias distintas 
utilizando ELRs y CMM en la regeneración de un VML en TA de ratas, siendo 
este defecto el modelo comúnmente elegido para los estudios de regeneración 
de músculo esquelético [7, 13, 9, 27]. 
Con el objetivo de seleccionar los tratamientos que mejor promueven la 
regeneración muscular, se han valorado los siguientes parámetros en la 
evaluación histológica: tamaño de las miofibrillas (las miofibrillas recién 
formadas son de menor calibre), número de células con núcleos localizados 
centralmente (característico de fibras en regeneración) y presencia de fibras 
basófilas (debido a una mayor síntesis de proteínas en fibras de nueva 
formación [5]). 
Resulta oportuno mencionar que se ha realizado tinción con tricrómico de 
Masson para evaluar la posible fibrosis que pudiera acompañar a la reparación 
del VML, pero la técnica no ha mostrado resultados concluyentes debido al 
corto tiempo de seguimiento (dos semanas), ya que el proceso de fibrosis 
comienza durante la segunda semana tras la lesión y no es valorable hasta la 
cuarta [4, 9, 13]. Para resolver esta limitación y poder predecir el desarrollo de 
fibrosis tan a corto plazo existe el marcaje inmunohistoquímico de macrófagos 
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M1 y M2 [3, 9], ya que, inicialmente, en el infiltrado inflamatorio de la lesión 
predominan los macrófagos M1 (proinflamatorios), siendo sustituidos, durante 
los 3-7 días posteriores, por macrófagos M2, que mejoran la respuesta 
regenerativa mediante la estimulación de la proliferación, el crecimiento y la 
diferenciación de mioblastos. La persistencia de los macrófagos M1 inhibe la 
diferenciación y el reclutamiento de los macrófagos M2 y favorece el desarrollo 
de fibrosis [1, 6, 8, 9]. 
Con los resultados obtenidos durante el estudio, y teniendo en cuenta que el 
aumento de las células con núcleos centrales indica una regeneración del tejido 
dañado [11, 13], podemos concluir que, en todas las muestras con defecto 
rellenadas con hidrogel existe regeneración, aunque se observa una menor 
cantidad de células con núcleos centrales en una de las muestras del hidrogel 
B, constituyendo una razón para descartarlo. No obstante, una limitación de 
este estudio es que se han comparado con músculo sano y no con un VML sin 
relleno con hidrogel, por lo que no se puede afirmar que esta reparación sea 
debida exclusivamente a la acción de los hidrogeles sin que influya la 
capacidad reparativa intrínseca del músculo dañado.  
Tras las consideraciones anteriores, resulta oportuno plantear si el origen de 
estos mioblastos en diferenciación son las CMM incluidas en algunos 
hidrogeles. Podemos ver un número ligeramente mayor de núcleos centrales 
en los hidrogeles con células que en los hidrogeles sin células madre, a 
excepción del hidrogel H. Al no ser una gran diferencia, se puede inferir que 
estos hidrogeles pueden proporcionar el soporte necesario para que las CS del 
músculo se activen y comiencen a diferenciarse a mioblastos sin necesidad de 
aportar CMM. Si se quiere conocer con exactitud el origen de las células en 
diferenciación se puede realizar marcaje inmunohistoquímico mediante 
anticuerpos específicos contra CMM y CS [5, 13]. 
De igual importancia, para una buena reparación y regeneración muscular es 
esencial el restablecimiento temprano de la vascularización [4, 13, 28]. Por ello, 
es necesario que los biomateriales tengan una estructura tridimensional, sean 
porosos para el transporte de nutrientes y desechos y sean biodegradables [5, 
28]. En base a esto, la tendencia natural del hidrogel debe ser a la degradación 
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e integración con el tejido adyacente a la par que se produce la regeneración 
[27]; por tanto, consideramos que es mejor una menor cantidad de hidrogel 
observada en el VML.  El gel A, B y D se excluyen ante la presencia de elevada 
cantidad de hidrogel en el defecto, con escasa integración y reabsorción. 
Aunque esta limitación sólo se observa en una de las dos muestras, se 
descartan ante la posibilidad de que en un siguiente uso pueda repetirse 
(Anexo 1 figura 3-2,3,8).  
Resulta oportuno decir que una de las muestras del grupo H con mucha área 
de hidrogel y con un alto contenido inflamatorio, se corresponde con el 
hematoma observado a nivel macroscópico (Anexo 1 figura 3-16). Este 
hematoma probablemente se deba a una mala ejecución de la técnica 
quirúrgica y puede ser el factor determinante de la no homogeneidad entre las 
dos muestras del gel H provocando una elevada DS (Figura 3), ya que su 
presencia supone un obstáculo para la difusión de citoquinas, factores de 
crecimiento y nutrientes, impidiendo la neovascularización y correcta 
regeneración [13, 28].  
En el marco de las observaciones anteriores, la interfase músculo sano-
hidrogel es un signo indicativo de adecuada regeneración al estar formándose 
músculo desde la zona dañada hacia el hidrogel. Por lo tanto, la existencia de 
una menor interfase se traduce en una falta de integración del hidrogel, 
existiendo una línea divisoria muy definida entre ambas regiones limitando la 
regeneración. Esto ocurre con los grupos A, B, D y F. En el grupo del hidrogel F 
existe una DS muy elevada entre ambas muestras (figura 3B), presentando una 
de ellas pequeña cantidad de interfase e hidrogel, indicando que la 
regeneración ha ido avanzando adecuadamente, obteniendo músculo sano 
gracias a la correcta integración y degradación del hidrogel. Ante esta 
situación, se descartan los hidrogeles A, B y D, siendo considerado el hidrogel 
F adecuado.  
De acuerdo con la bibliografía, el diámetro de las fibras musculares en 
formación es menor que el de las fibras maduras [5]. Si bien es cierto que el 
crecimiento debe ir progresando hasta alcanzar su tamaño final, ocurriendo 
esto alrededor de las cuatro semanas tras el VML [4]. Por ello, en este 
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momento de evaluación (2 semanas) todas las fibras de las muestras con 
defecto son de menor tamaño comparadas con el control (figura 4). Se observa 
que los geles no degradables B, C y D no muestran la misma distribución 
homogénea en rango de tamaños que los geles degradables (Anexo 1 figura 
6), esto nos orienta a que probablemente no alcancen el diámetro de una fibra 
muscular normal, por lo que también quedarían excluidos en futuros ensayos. 
No obstante, para comprobar el adecuado crecimiento habría que realizar un 
periodo de seguimiento mayor, evaluando el tamaño de las fibras a las 2 y 4 
semanas [4,13].  
Por otro lado, los geles E, F, G y H, cuya característica común es la 
posibilidad de ser degradados por MMPs, se presentan como los mejores 
candidatos para la terapia con células madre. La respuesta reparativa muscular 
con estos hidrogeles es óptima, cumpliendo con los tres requisitos evaluados 
en este estudio, los cuales son: menor calibre de las miofibrillas, mayor número 
de células con núcleos centrales y menor cantidad de hidrogel en el defecto 
acompañado de una mayor área de interfase. 
Tabla 2: Tabla resumen sobre las características positivas (✓) y no adecuadas (x) en cada uno 
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con células  
✓ ✓ ✓ X 
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✓ ✓** ✓* ✓ 
 
*Elevada DS entre ambas muestras del hidrogel F, presentando una de ellas pequeña cantidad 
de interfase e hidrogel, traduciéndose en que la regeneración ha ido avanzando 
adecuadamente gracias a la correcta integración y degradación del hidrogel, por lo que es un 
buen candidato. 
**Elevada DS entre ambas muestras del gel H, debido a la presencia de un hematoma en una 
de ellas. A pesar de esto, es un buen candidato.  
En base a los resultados obtenidos y las limitaciones de nuestro estudio ya 
descritas, proponemos que, conforme a la literatura publicada, los posteriores 
estudios se realicen con un mayor tamaño muestral y con un periodo de 
seguimiento mayor (2, 4 y 8 semanas) [4, 7, 9, 13, 27, 29], además de utilizar 
controles con defecto sin relleno de hidrogel [9, 12].  
 
CONCLUSIONES 
Hemos descartado los hidrogeles A, B y D, no degradables, por presentar, 
los defectos musculares tratados con ellos, una elevada cantidad de hidrogel 
sin integración en el músculo circundante. Igualmente, por el menor diámetro 
de las fibras y la distribución tan heterogénea que hacen dudar de que vayan a 
convertirse en fibras musculares maduras y sanas quedan descartados los 
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hidrogeles B, C y D, todos ellos no degradables.  
Se ha determinado que, por el cumplimiento de todas las características, 
siendo estas, la presencia de un elevado número de fibras centronucleadas, 
menor área de hidrogel con integración en el tejido y un tamaño de fibras 
menor que el de las fibras musculares adultas pero con una distribución 
homogénea, los hidrogeles E, F, G y H, variando en las características de 
gelificación y presencia de células madre, y teniendo en común la  
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ANEXO 1: FIGURAS 
FIGURA 1: Modelo diseñado para la creación del VML (A), para la extracción del TA y su 













FIGURA 2: Imagen de una muestra, ejemplo del análisis con el sofware ImageJ, panorámica 
(A) y con aumento (B). Se observa el área del hidrogel definida (1), el área de la interfase 
















Figura 3: Imágenes macroscópicas de los TA con VML (A) y secciones transversales 
representativas de los explantes musculares TA con tinción H-E (B) después de 2 semanas de 
la realización del defecto. Muestras de gel A (1-2), del gel B (3-4), del gel C (5-6), del gel D (7-
8), del gel E (9-10), del gel F (11-12), del gel G (13-14), del gel H (15-16) y del control (17). 
 
 
Figura 4: Polígono de frecuencias absolutas de los rangos de tamaños Minferet de los 




Figura 5: Polígono de frecuencias absolutas de los rangos de tamaños Minferet de los 







Figura 6: Polígono de frecuencias absolutas de los rangos de tamaños Minferet de los 
hidrogeles degradables (A) y no degradables (B).  
 
 
 
 
